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RESUMO

As proteses valvares cardiacas bioldgicas apesar de apresentarem um
desempenho hemodinadmico melhor, estas ainda tem uma durabilidade menor que as
proteses mecanicas. Neste estudo submetemos um novo projeto de protese
biologica de pericardio bovino a um ensaio de durabilidade acelerada em um
equipamento chamado “Simulador de Fadiga” que induz, de forma acelerada, a
fadiga das proteses. Durante o ensaio de durabilidade, as proteses foram retiradas
de acordo com o numero de ciclos completados. Apds o ensaio de durabilidade o
mecanismo de falha foi determinado via microscopia eletrénica de varredura (MEV) e
assim foi avaliado o comportamento do tecido biolégico durante o ensaio.

Também foram realizados ensaios de hidrodindmica, utilizando um
equipamento chamado de “Simulador de Pulso”. A finalidade destes ensaios é de
avaliar o funcionamento das préteses sob condigbes préximas das condicoes
fisiolégicas. Foram ensaiadas as proteses “Premium” de tamanho 19 até 27 mm,

sendo utilizada uma protese convencional como referéncia.
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ABSTRACT

Biological heart valve prosthesis generaly have better hemodynamic
performance when compared to mechanical heart valves, however the durability of
this valves is lower than the mechanical valves. In this project we study a new
pericardial heart valve prosthesis. This study consists in durability tests, using a
equipment called “fatigue simulator”, which induces, in accelerated way, the fatigue of
the prosthesis and hydrodynamic tests, using a “pulse simulator” which determine the
performance of the prosthesis in fisiological conditioins.

During the durability test, some prosthesis have been removed with a specific number
of accumulated cycles. After the test, using Scanning Electronic Microscopy (SEM),
we could find the failure and fatigue mechanism of this prosthesis. In the
hydrodynamic tests we analyze prosthesis in aortic position from size 19 to 27 mm

and a reference prosthesis of size 27 mm,
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1 INTRODUGAO

O coragcdo humano € um 6rgdo muscular situado na cavidade toracica, que
funciona com movimento ritmado e se assemelha a uma bomba hidraulica de
deslocamento volumétrico.

O ciclo cardiaco constitui-se de duas fases distintas: sistole e diastole. Na sistole
0 coragao se contrai e ejeta 0 sangue para a circulagao e na diastole o coragao fica
relaxado e se enche de sangue.

Considerando o aspecto funcional o coracdo pode ser dividido em lado direito e
lado esquerdo, os quais sd&o responsaveis pela circulagdo pulmonar e sistémica
respectivamente. Cada lado possui duas cavidades: uma atrial e a outra ventricular.
As cavidades atriais, ou atrios funcionam como reservatérios sanguineos, enquanto
que, as cavidades ventriculares ou ventriculos sdo os que efetivamente se contraem
ejetando o sangue para a circulagao durante a sistole.

Cada ventriculo possui um mecanismo valvular na sua entrada e na sua saida. A
valva de entrada do lado direito recebe o nome de valva tricuspide e a do lado
esquerdo € chamada de mitral. As valvas de saida dos ventriculos sdo chamadas de
pulmonar e adrtica.

O perfeito funcionamento dessas valvas compreende uma ampla abertura para
que o0 sangue as atravesse com menor resisténcia possivel e um fechamento
completo na fase seguinte, de forma a nao ter refluxo.

Algumas doengas podem afetar as valvas cardiacas, fazendo com que elas nao
abram corretamente caracterizando a estenose valvar, ou nédo se fecham totalmente,
ocorrendo entdo, a insuficiéncia valvar. Quando o funcionamento das valvas fica
comprometido, torna-se necessaria uma intervengdo cirurgica para repara-la ou
quando isto ndo é possivel, deve-se substitui-la por uma prétese. (Guyton. 1997)

Apesar de todos os esforgos, ainda esta longe de se encontrar o substituto valvar
ideal. Atualmente, as pesquisas estdo voltadas para as areas de engenharia de
tecidos, a qual trabalha com o tratamento dos tecidos biolégicos empregados nas
proteses ou no tratamento de enxertos tal como os homo-enxertos, e também na

area de desenvolvimento de projetos de proteses de pericardio e porcina.
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2 OBJETIVOS

O objetivo geral deste trabalho € caracterizar um novo projeto de protese valvar
cardiaca para posicao aértica, avaliando o desempenho hidrodinamico, utilizando um
simulador de pulso cardiaco, e também realizando ensaios de durabilidade acelerada
em simulador de fadiga.

Como objetivo especifico, sera realizada uma analise do tecido bioldgico utilizado
para confeccionar as proteses apos os ensaios de durabilidade, para se avaliar as
alteragbes do material de acordo com o numero de ciclos acumulados e verificar o

possivel mecanismo de falha do material.
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3 REVISAO DE LITERATURA

3.1 PROTESES DE PERICARDIO BOVINO

A tentativa de se substituir a valva adrtica natural através do implante de cuspides
de material sintético com caracteristicas similares de flexibilidade e geometria foram
realizadas por alguns autores no final da década de 50 e inicio dos anos 60, (Costa,
1994).

Senning (1967) relatou sua experiéncia com 90 casos onde utilizou préteses de
fascia lata autdloga sem suporte para substituicao parcial ou total da valva adrtica
nativa, sendo os resultados iniciais bastante animadores. Entretanto, os resultados a
longo prazo mostraram a ocorréncia de fibrose e retracdo do tecido, ocasionalmente
com formacgao de aneurismas, sendo o indice de disfungao tardia muito elevado.

Dadas as dificuldades técnicas em se conseguir uma prétese absolutamente
competente quando implantada sem suporte na raiz aodrtica, lonescu. (1969) e
Edwards. (1969), propuseram a constru¢ao das proteses em anéis de suportes semi-
rigidos, facilitando assim, o implante e gerando bons resultados clinicos e
hemodinamicos.

Sendo assim, as proteses com suporte continuaram a evoluir. lonescu et al.
(1974), passaram da fascia lata autéloga para a homoéloga e na sequéncia, utilizaram
pericardio bovino tratado com solu¢cdo de glutaraldeido com metodologia proposta
por Carpentier et al. (1969). Segundo os autores, a utilizacdo do pericardio bovino
eliminou a ocorréncia de sopros regurgitantes, ocasionalmente observados nas
proteses de fascia lata.

Em publicagdes subsequentes, lonescu et al. (1980), demonstraram excelentes
resultados clinicos tardios em prétese de pericardio bovino com periodos de até 10
anos de evolugdo. Os autores reportaram baixos indices de disfungcéo primaria,
enfatizando a importancia de um rigoroso controle de qualidade industrial de
fabricacdo, como requisito fundamental para a obtencdo de proteses duraveis. A
incidéncia de fendmenos tromboembdlicos também foi extremamente baixa, o que foi
atribuido as melhores caracteristicas hidrodinamicas das préteses de pericardio em

relagao as proteses porcinas.
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No Brasil, as préteses biologicas mais utilizadas durante este periodo, eram
construidas a partir da dura mater homologa conservada em solugdo de glicerol
conforme preconizado por Puig (1972).

Os resultados animadores da prétese de lonescu — Shiley fizeram com que outros
laboratérios iniciassem a produgdo de proteses de pericardio bovino, as quais,
apesar de serem muito semelhantes visualmente, apresentavam diferencas
fundamentais de projeto.

Braile et al. (1979), desenvolveram e iniciaram a aplicagao clinica de préteses de
pericardio bovino conservadas em glutaraldeido. No inicio as préteses eram
construidas de forma artesanal, mas, rapidamente entraram em um processo
industrial visando rigidos controles de qualidade e consequentemente, as préteses
foram sendo aperfeigoadas.

Seguindo a lideranca de Braile, outros servicos de cirurgia cardiaca e,
posteriormente, laboratorios especializados também passaram a fabricar este tipo de
proteses no Brasil.

Tratando — se de proteses aodrticas, as pesquisas atuais estdo voltadas para o
desenvolvimento de préteses supra-anulares principalmente para anulos aérticos de
pequeno diametro (19 a 23 mm).

A estenose da valva adrtica é a patologia valvar mais prevalente nos paises
desenvolvidos, sendo que aproximadamente 40% dos pacientes, acima de 70 anos,
sdo candidatos a intervencgao cirurgica. Proteses de tecido biologico sao preferidas
para 0 uso em pacientes de idade avangada, devida a boa durabilidade que estas
préteses apresentam e a ndo necessidade de medicagéo anticoagulante, (Badano et
al. 2006).

Embora o objetivo da substituigdo valvar adrtica em pacientes que sofrem de
estenose aortica seja o de acabar com a estenose e aproximar ao maximo o
gradiente transvalvular ao gradiente fisioldgico, muitas vezes as proteses geram
gradientes residuais elevados, principalmente em préteses de pequeno diametro,
devido a partes do anel de sutura e do anel de suporte se posicionarem na area de
fluxo sanglineo, causando uma obstrucdo no fluxo e conseqlentemente

aumentando o gradiente transprotético (Botzenhardt et al. 2005).



17

Segundo Yoganathan et al. (1986) a area efetivamente utilizada pelo fluxo
sanguineo varia de 40 a 70 % da area total ocupada pela protese, resultando num
indice de 52% de erros de proporgao protese - paciente.

Algumas pesquisas na area de proteses de tecido biolégico estdo sendo
desenvolvidas com objetivo de aumentar a vida util da protese e um dos fatores que
influenciam este fator é a desproporgao protese — paciente.

Existem algumas opg¢des cirurgicas para tentar evitar a desproporg¢ao protese -
paciente. Entre elas estdo: a utilizacdo de proteses sem anel de suporte “Stentless”.
Entretanto o procedimento de implante € mais complicado e pode ocorrer um
processo intenso de calcificagdo na raiz aodrtica. Podem ser utilizadas proéteses
mecanicas de alta vazdo, todavia estas proteses podem ocasionar hemorragias
relacionadas a medicagéo anti-coagulante. Outra alternativa seria o alargamento da
raiz adrtica do paciente, porém €& um procedimento mais complicado e pouco seguro
(Badano et al. 2006).

Uma alternativa seria a construcdo de proteses com suporte, mas que fossem
capazes de se ajustar perfeitamente na parte superior do anulo aértico, sendo que
nenhuma parte do anel de sutura e do anel de suporte se posicionasse na area de
fluxo sangulineo. Este modelo de prétese € chamado de supra-anular.

Esta técnica & aplicada nas proteses Mosaic® (Medtronic Inc., Minneapolis,
Minnesota), Perimount Magna® (Edwards Lifesciences, Irvine, Califérnia) e a Sorin
Soprano® (Sorin Biomédica Cardio, Sallugia, Italia).

Badano et al. (2006) relata que, através de exames ecocardiograficos realizados
em pacientes que receberam proteses intra-anulares e pacientes que receberam
proteses supra-anulares (Sorin Soprano®), se observou uma grande melhora no
desempenho hemodinamico dos pacientes que receberam préteses supra-anulares.
Notou-se que a area efetiva de fluxo média é cerca de 23% maior em comparagao
com as proteses intra-anulares.

Botzenhardt et al. (2005), analisaram exames ecocardiograficos em pacientes
que receberam proteses supra-anulares (Edwards Magna®) e préteses intra-anulares
(Edwards Perimount®). Neste estudo, a protese supra-anular mostrou-se
significativamente melhor no que diz respeito ao gradiente médio e area efetiva de

fluxo em pacientes com anulo adrtico pequeno 22 — 23 mm.
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Em pacientes com anulo adrtico maior que 23 mm, n&o foi constatada nenhuma
diferenga significativa entre os dois modelos implantados. Desproporgdes protese -
paciente severas ocorreram em 11% das préteses supra-anulares e em 40% das
proteses intra-anulares em anulos aodrticos pequenos 22 — 23 mm e em anulos
maiores que 23 mm n&o houve nenhuma ocorréncia em proteses supra-anulares e
13.8% nas proéteses intra-anulares.

No mercado brasileiro, as proteses supra-anulares ainda sao pouco utilizadas.
Isto se deve ao fato de que este tipo de protese nao ser fabricado no Brasil, apenas
préteses importadas estao disponiveis, entretanto o custo € muito elevado, ficando

assim muito restrito o seu uso.

3.2 ENSAIOS DE HIDRODINAMICA

A maioria das publicagdes sobre a evolugdo, desempenho hidrodinamico,
durabilidade e complicacdes tromboembdlicas citam testes “in vitro” para avaliactes
das proéteses valvares.

Ao submeter uma prétese valvar a um ensaio de hidrodinamica se obtém
informacgdes detalhadas sobre o projeto e funcionamento da mesma. Este ensaio
ainda € o método mais seguro de se avaliar proteses antes do implante em animais e
posteriormente em humanos. Varios estudos ja foram realizados, entretanto os
diferentes métodos de ensaio, diferentes tamanhos de proéteses, diferentes
equipamentos e a continua evolugdo das proteses tornam dificil estabelecer um
padrao de desempenho hidrodinamico das proéteses.

O funcionamento normal das valvulas cardiacas passou a ser melhor
compreendido a partir de trabalhos como os de Davila et al. (1956) e Cooper et al.
(1969), que empregaram marcadores radiopacos para cinematografia, além das
medidas de pressao.

Davila et al. (1956), empregaram pela primeira vez a expressao “Simulador de
Pulso”, que se tornou corrente na literatura especializada.

O trabalho de Wieting et al. (1969), permitiu, através da fluidodindmica
transprotética, chegar-se a conclusdes de ordem pratica sobre a metodologia para os

testes das proteses.
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Assim, um simulador de pulso deve, obrigatoriamente, reproduzir varias
caracteristicas fisiologicas, tais como: bombeamento pulsatil, duragdes diferentes de
sistole e diastole, possibilidade da variagdo da frequéncia, volume sistdlico e
resisténcia periférica sistémica e pulmonar, dimensdes apropriadas dos canais de
passagem de fluido, simulagdo da elasticidade dos vasos, faixa de variagdo das
pressdes nos varios pontos principais do sistema, relacao sistole/ diastole variavel
com a frequéncia cardiaca.

E necessario, como assinalaram Viera et al. (1976), que o aparelho disponha
ainda de: Sistema fotografico, transdutores de pressao, fluxdmetros ou outros
medidores de vazao, registradores graficos e equipamentos eletrébnicos para
tratamento de sinais (fonte, filtros, etc).

Na construgédo de simuladores de pulso cita-se o trabalho de Pesarini (1991), o
qual construiu um simulador de pulso de acionamento pneumatico e também o
trabalho de Laurindo. (1997), com um simulador de pulso de acionamento mecanico.

Sobre ensaios de hidrodindmica pode — se citar o trabalho de Costa (1994), que
realizou ensaios de hidrodinAmica em préteses de pericardio bovino com e sem anel
de suporte além de préteses porcinas.

Yoshioka et al. (1999) no qual ensaiaram comparativamente, proteses valvares
cardiacas de pericardio bovino e porcinas tratado com acetais de glutaraldeido e
outro grupo de proteses tratadas glutaraldeido normal.

Kubrusly (1995) ensaiou préteses porcinas com e sem suporte, demonstrando
que as proteses porcinas sem suporte possuem desempenho hidrodinamico superior
maior que as com suporte.

Fisher et al. (1988), estudaram diversas préteses de tamanho 29 mm em posigao
mitral, encontrando diferengas significativas entre tipos diferentes de préteses
(porcinas e de pericardio), mas em proteses de mesmo tipo, porém fabricadas por
empresas diferentes obtiveram desempenhos similares. O estudo mostrou que as
préteses porcinas geram uma perda de carga maior que as proteses de pericardio e
mecanicas. O resultado deste estudo € compativel com os resultados encontrados
por outros pesquisadores como Gabbay et al. (1982), Scotten et al. (1979), Walker et
al. (1984).
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No trabalho realizado por Gerosa et al. (2006) 3 exemplares de cada protese de 5
fabricantes diferentes, incluido proteses porcinas e de pericardio bovino, com
tamanhos variando de 20 a 23 mm, foram ensaiadas em simulador de pulso. Os
testes foram realizados em frequéncia cardiaca de 70 batimentos por minuto e com
débitos cardiacos de 2, 4, 5 e 7 litros por minuto. As variaveis analisadas foram a
variagao do gradiente médio, area efetiva, perda de energia e volumes regurgitante
(fechamento e vazamento). O estudo mostrou que préteses de pericardio bovino

possuem um desempenho hidrodindmico superior as proteses porcinas.

3.3 ENSAIOS DE DURABILIDADE

As proteses valvares cardiacas foram muito desenvolvidas nos ultimos 30 anos,
mas apesar disto, suas caracteristicas principalmente quanto a durabilidade nas
proteses bioldgicas e quanto a trombogenicidade nas proteses mecanicas, estdo
ainda muito aquém das naturais.

Quando se estuda a durabilidade, tem-se a necessidade de entrar na area da
resisténcia dos materiais, mais especificamente sobre solicitacdes repetitivas. Wohler
estabeleceu um estudo correlacionando as tensbes aplicadas repetidamente,
menores que as de ruptura e as do limite elastico e o numero de ciclos que
produzem a ruptura, resultando em uma curva denominada “Curva de Woahler”.
Pesarini. (2005)

Alguns materiais, sujeitos a esforgos repetitivos apresentam ruptura apos milhdes
ou até bilhées de ciclos, o que criou a concepcao tedrica que a curva de Wohler
poderia ser assintética a um certo valor de tensdo, sem apresentar ruptura mesmo
para um numero grande de ciclos.

Ocorre que os materiais normalmente apresentam grandes dispersdées nos
ensaios com corpos de prova, fazendo com que se torne mandatdria a fixagao de um
numero finito de solicitagdes repetitivas.

Este valor de solicitagcdes, associado a tensao de fadiga, constitue mais uma base

para o coeficiente de seguranca no estabelecimento da tensao de projeto de uma

peca.
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Como mostrado por Bussyguin et al. (1988), o pericardio bovino, ndo se enquadra
nem como material ductii nem como material fragil, sendo que seu mddulo de
elasticidade varia continuamente, dependendo da tensdao aplicada e
consequentemente da deformacéao resultante. Além de se afastar do conceito da lei
de Hooke, apresenta grande dispersdo nos resultados com corpos de prova
submetidos a um unico ensaio de tracdo. Esta diferenga provavelmente ocorre
devido a orientagao das fibras.

No que tange a concentragdo de tensdes, a distribuicdo da tensdo elastica
através de uma porgao do corpo de prova pode ser considerada uniforme ou variar
de um modo regular.

Quando a variacdo de tensao é repentina, a intensidade da tensdo apresenta um
grande aumento, sendo descrita como concentragdo de tensao. A concentragdo de
tensdo normalmente ocorre onde se tem irregularidades locais como por exemplo
nos pontos de sutura do pericardio da protese.

Entretanto, as préteses valvares cardiacas ndo sdo corpos de provas simples
sujeitos a estudos simplificados, mas sim, estruturas muito complexas sujeitas a
acao de forcas multiaxiais, além de possuir muitas areas com concentracdo de
tensdo. Para estas estruturas nao existe um método de calculo ou analise
computacional confidvel, portanto, sédo utilizados equipamentos que induzem a fadiga
acelerada da prétese. (Pesarini 2005).

Gabbay et al. (1984) foram os primeiros a referirem que as proteses de lonescu -
Shiley poderiam estar associadas a um alto nivel de disfungao tecidual primaria por
ruptura das cuspides. A analise macroscopica de quatro proteses explantadas por
este tipo de disfungdo tinham o aspecto praticamente normal e o exame histoldgico
realizado acusou fragmentacdo leve a moderada das fibras colagenas, sugerindo
uma causa mecanica como a responsavel pela falha.

Assim os autores submeteram as proteses de lonescu-Shiley a um ensaio de
durabilidade acelerado, obtendo os padrbes de falha “in vitro” muito semelhante aos
encontrados “in vivo’, e propuseram uma classificacdo baseados em suas

observacgoes.
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O pericardio bovino tem uma estrutura histolégica muito diferente das cuspides de
valvas aodrticas naturais, e consequentemente, quando utilizado como substituto
valvar, este apresenta um comportamento dinadmico e resisténcia a fadiga diferente.

Durante o projeto de construgdo de uma protese de pericardio bovino, diversos
parametros podem influenciar na durabilidade.

Assim, Braile (1990) enfatizou a importancia da idade dos animais doadores
assim como o tempo decorrido entre o abate e o inicio da preservacido em
glutaraldeido, como fatores muito importantes para se obter tecidos com
caracteristicas fisicas apropriadas.

Da mesma forma, a espessura, segmento do pericardio escolhido, assim como
condigcbes de fixagcdo do pericardio, exercem importantes influéncias em suas
caracteristicas fisicas e por consequéncia, em sua resisténcia a fadiga.

Relagcdes geométricas, como por exemplo, a altura das cuspides em relagéo ao
diametro da protese, altura da zona de coaptagao das cuspides, formato da cuspide
e area de contato da cuspide com o anel, também influem no comportamento
dindmico e na durabilidade da prétese.

Finalmente, alguns detalhes devem ser considerados também, tais como material
de revestimento do anel de suporte, formato e posigcdo dos pontos de sutura da
cuspide, flexibilidade do anel de suporte também podem influenciar na durabilidade
em longo prazo.

Gabbay et al. (1986), realizaram testes de durabilidade em quatro tipos distintos
de proteses de pericardio bovino e encontraram resultados bem distintos entre elas.
A prétese Hancock por ter um perfil muito baixo e pericardio muito fino foi a protese
com menor resisténcia “in vitro”, o que se confirmou por resultados clinicos tardios.
Este estudo também demonstrou que as biopréteses submetidas ao ensaio de
durabilidade acelerada possuem o mesmo mecanismo de falhas das préteses “in
Vivo”.

Wheatley et al. (1989) analisaram a durabilidade in vitro de 10 proteses de
pericardio disponiveis no mercado, conseguindo avaliar que as préteses falharam
principalmente por afinamento e abrasdo do pericardio na regido de flexdo préxima

as hastes do anel de sustentacdo. Concluiram também que proteses com o anel de
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sustentacao revestido com tecido sintético tendem a falhar mais cedo que as
préteses com anel de sustentagao revestido com pericardio.

Cox et al, (2005), realizaram um estudo completo em uma nova protese valvar
cardiaca “stenless” de pericardio bovino da empresa 3F® (3F Therapeutics, Inc, Lake
Forest, Califérnia). Estes estudos incluiram analise hidrodinamica, analise do fluxo
transvalvular, andlise de elementos finitos e testes de durabilidade. Os testes de
durabilidade foram realizados sob frequéncia de 900 ciclos por minuto com pressao
de fechamento de +100 mmHg. O ensaio foi realizado em 2 préteses de cada
tamanho (19, 21, 23, 25, 27 mm). O fluido utilizado no ensaio foi solu¢ao salina 0,9%
com 20 ppm de Kathon® para prevenir o crescimento de microorganismos. O ensaio
foi realizado até as proteses acumularem 200 milhdes de ciclos. A protese 3F® ndo
mostrou sinais de degradacdo significativos quando comparada com a protese
Toronto SPV® (St. Jude Medical, Inc, St Paul, Minnesota), utilizada como prétese de

referéncia.
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4 MATERIAIS E METODOS

Os ensaios de hidrodindmica e de durabilidade foram realizados na empresa
Cardioprotese, LTDA, em conjunto com a Pontificia Universidade Catdlica do Parana
(PUC-PR), baseando na norma ABNT — ISO 5840- 1999.

41 PROTESES DE PERICARDIO BOVINO

O mecanismo basico de uma prétese valvar cardiaca, uma vez implantada em
uma camara cardiaca, € o de permitir um fluxo unidirecional do sangue, ou seja, a
prétese se abre amplamente para o sangue em diregao anterégrada e se fecha para
0 sangue na direg¢ao retrograda.

No caso especifico das préteses valvares de pericardio bovino, esse mecanismo
de vélvula é construido através de moldagem do tecido biolégico (pericardio bovino)
sobre um anel de polimero configurando uma valvula tricuspide perfeitamente
simétrica, cujo mecanismo de abertura e fechamento ocorre como resposta ao fluxo
sanguineo durante o ciclo cardiaco.

A prétese Premium, mostrada na figura 4.1 e a convencional observada na figura
4.2, sao submetidas ao mesmo tratamento quimico, entretanto, o anel de
sustentagcdo e a montagem sao diferentes. A ordem descrita abaixo relata o roteiro

do processo de confeccao da prétese.

Figura 4.1 — Prétese Premium 25 mm.
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Figura 4.2 — Protese Convencional 27 mm.

4.1.1 PERICARDIO BOVINO

O componente essencial que confere as caracteristicas funcionais nessas
proteses é o pericardio bovino.

Os pericardios sao obtidos em frigorificos imediatamente apds o abate dos
animais. A idade média dos bovinos selecionados para retirada dos pericardios € de
30 meses, sendo todos eles previamente examinados pelo SIF (Servigo de Inspegao
Federal).

Imediatamente apds a limpeza inicial, os pericardios sao colocados em
recipientes adequados contendo solugao de soro fisiolégico tamponado resfriado em
temperatura entre 1 a 4°C com pH entre 7,0 e 7,4, desta forma sao transportados até
o laboratério para processamento posterior.

Os pericardios bovinos, assim que chegam do frigorifico, sdo imediatamente
levados a sala de recepg¢ao de material bioldgico, onde sdo submetidos a sucessivos
banhos com solugao resfriada de soro fisiolégico tamponado, eliminando o restante
da gordura epipericardica. A finalidade desses banhos consecutivos é a de eliminar a
maior parte das glicoproteinas e outras substancias soluveis, além de proporcionar a
limpeza do tecido. Apds este processo, 0s mesmos sdo encaminhados para a sala

de montagem das préteses, iniciando a fase estéril do processo.
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4.1.2 TRATAMENTO QUIiMICO, CONFECGAO E REVESTIMENTO

. GLUTARALDEIDO 0,2% (12 ETAPA)

Antes de se iniciar a confeccdo da bioprotese, os pericardios sdo submersos em
solugdo aquosa de glutaraldeido (CsHgO2) a 0,2% tamponados para um pH 7,4
permanecendo nessa solucdo por aproximadamente 30 minutos. Nesse periodo de
preservacgao, os pericardios sdo parcialmente fixados pela solugdo, o que mantera o
alinhamento dos seus feixes de colageno, de modo que nao sofram estiramento ou

alteracao de sua ondulagao natural durante o restante do processo.

. CONFECGAO DAS PROTESES

Para confeccao das préteses, sado selecionados segmentos retangulares de
pericardio com espessura variando de 0,40 a 0,60 mm, retirado da porgao do saco
pericardico. Esse retdngulo de pericardio € suturado em torno do anel de
sustentacdo. As cuspides sdo confeccionadas utilizando um molde interno de PVC®

no anel, formando assim uma proétese tricuspide simétrica.
o GLUTARALDEIDO 0,2% (22 ETAPA)
Ja confeccionadas, as proteses sdo submetidas a tratamento quimico especifico

com solugdes de glutaraldeido 0,2%, tamponada em pH 7,4 por um periodo de trés

dias, com a finalidade de fixacado do tecido e esterilizacdo da proétese.
o GLUTARALDEIDO 0,5%
Apos o periodo de trés dias as proteses sdao submersas em solugbes de

glutaraldeido 0,5% tamponada em pH 7,4 durante sete dias, com a finalidade de

fixagao final do tecido e esterilizagao.
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. SOLUGAO DE ACIDO GLUTAMICO 0,8%

Apos o tratamento de fixacdo do tecido com glutaraldeido, as préteses sé&o
submetidas a um tratamento anticalcificante através de submersdo em solugdo de
acido glutamico (CsHgNO4) a 0,8% durante 24 Horas.

J SOLUGAO DE PEROXIDO DE HIDROGENIO 0,5 Volume

Apods sairem do banho de acido glutédmico, as proteses sdo submersas em uma
solugdo de peroxido de hidrogénio (H»O2) 0,5 volume durante 6 horas, como
tratamento anticalcificante auxiliar, além de clarear o pericardio e dar uma boa

aparéncia a protese.

. SOLUGCAO DE CONSERVACAO

Passadas 24 horas, as proteses sao lavadas trés vezes com solugao fisiologica
0,9% e submersas em solugdo de hidroxibenzoato de propila (C1oH1203) e hidroxi
benzoato de metila (CgHsO3) em pH de 7,4. Esses tratamentos quimicos visam
proporcionar uma constituicdo fisica adequada as membranas de pericardio bovino,
reduzir sua antigenicidade, diminuir a ocorréncia de calcificagdo, além de assegurar

a esterilidade final do produto.

4.1.3 MATERIAIS DE MONTAGEM

. ANEL DE SUSTENTAGAO:

O anel de sustentagédo tem a fungdo de conferir a geometria da protese além de
ser a base de fixacdo do pericardio. A geometria basica do anel varia
proporcionalmente com o tamanho da prétese. O material utilizado na confecgédo do
anel de sustentagdo € o Delrin® (Du Pont) fabricado para uso médico e injetado em

condi¢cbes especiais de modo a manter a flexibilidade e a resisténcia.
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O anel de sustentagao da protese Premium, mostrado na figura 4.3, possui uma
curvatura na sua parte inferior, isso permite que a prétese se posicione perfeitamente

no anulo aodrtico.

Figura 4.3 — Anel de sustentagao da protese Premium.

A prétese convencional possui um anel de suporte com a porgao inferior reta,

conforme mostrado na figura 4.4.

Figura 4.4 — Anel de sustentacdo da prétese convencional
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J CONFECGAO DO ANEL DE SUTURA:

Apo6s a manufatura da prétese Premium € confeccionado o anel de sutura, que
consiste em um anel de silicone revestido com tecido de poliéster o qual circunda a
base da prétese, tendo como finalidade ancorar os pontos de sutura.

O tecido de poliéster e o anel de silicone sao esterilizados em 6xido de etileno
antes de sua utilizagao na manufatura das proteses.

Na prétese convencional o anel de sutura é feito apenas com o tecido de
poliéster, ndo possuindo o anel de silicone.

4.1.4 DIMENSOES

A figura 4.5 indica as principais dimensdes das proteses. A tabela IV.1 indica as
medidas de todas as proteses utilizadas no presente estudo.

Nas proteses do modelo convencional, a medida considerada nominal era o
diametro do anel de sutura medida (A). Nas proteses Premium a medida nominal é o
diametro externo do anel de sustentacao (B). Esta mudanga ocorreu para adequar as
proteses Premium a uma tendéncia mundial dos fabricantes de proteses que indicam

como tamanho nominal da prétese o didmetro externo do anel de sustentacao.
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Dimensdoes em mm.

A - Didmetro Interno;

B - Diametro Externo (Nominal);

C - Diametro do Anel de sutura;
< A > D - Altura de Perfil.

O m
v

Figura 4.5 — Dimensdes principais das proteses.

Prétese A|B|C | D
Premium19 | 17 | 19 | 25 | 12
Premium 21 19 | 21 | 27 | 13
Premium23 | 21 | 23 | 29 | 14
Premium25 | 23 | 256 | 32 | 15
Premium 27 | 25 | 27 | 35 | 17
Convenc.27 | 27 | 24 | 22 | 14

Tabela IV.1 — Tabela de dimensdes principais das préteses (em mm).
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4.2 ENSAIOS DE HIDRODINAMICA EM SIMULADOR DE PULSO.

O Simulador de pulso cardiaco € um equipamento utilizado para efetuar ensaios
de proteses valvares que opera com fluido em fluxo pulsatil e é representado pelo
diagrama de blocos ilustrado na figura 4.6.

Trata-se de um sistema fechado, normalmente composto por um reservatorio
atrial (Ra), cuja saida esta ligada a uma valvula mitral (Vr,), que € a entrada para uma
camara ventricular (C,), onde sao feitas, ciclicamente, por um sistema de
bombeamento (Sp), variacdbes de volume (volumes sistélicos). Na saida desta
camara, encontra-se uma valvula aodrtica (Va), que faz com que o fluxo, ja em
pressbes mais elevadas, atravesse os filtros e os sistemas que simulam as
resisténcias e complacéncias do sistema circulatério humano (Sc), retornando, em

seguida, para o reservatorio R, (Laurindo, 1997).

N
S
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R Sp Sc
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\ 4
> \ém Cv l/>O'— >

Figura 4.6 — Diagrama genérico de funcionamento de um simulador de pulso. (Laurindo, 1997)

Um simulador de pulsos deve operar em freqliéncias e vazbes que podem ser
variadas e ajustadas em valores proximos ao fisioldgico e, também deve atender
valores especificados por normas de ensaio como a norma ABNT — I1SO 5840 (1999)
a qual recomenda frequéncias entre 45 e 120 pulsos por minuto e vazdes de 2 a 7

litros por minuto.
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O simulador de pulso que sera utilizado neste projeto € produzido pela Vivitro
Systems, Inc de origem canadense. A figura 4.7 mostra um diagrama esquematico

do simulador. A figura 4.8 mostra uma tomada geral do equipamento.
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Figura 4.8 — Simulador de pulso Vivitro.
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O simulador de pulso pode ser dividido em 6 partes principais:

e Sistema Ventricular

e Reservatorio Atrial

e Camara Aortica

¢ Unidades de medigao de pressao
¢ Unidade de medicao de vazao

e Unidade de Aquisicao e analise de dados

4.2.1 SISTEMA VENTRICULAR

O sistema é composto por um mecanismo de bombeamento, contendo uma
bomba de pistdo, acionada eletricamente, um reservatério, um amortecedor visco

elastico e uma bolsa de silicone, como pode ser vista na figura 4.9.

Em uma extremidade do reservatério se encontra a bolsa de silicone, a qual tem
a funcao de simular o formato e funcionalidade do ventriculo esquerdo. A sistole e
diastole deste ventriculo sdo realizadas através da bomba de pistdo que esta

posicionada na outra extremidade do reservatorio.

O reservatorio é preenchido com agua destilada e deionizada, assim, quando o
pistdo da bomba comprime este liquido, o ventriculo se contrai, caracterizando a
sistole e quando o pistdo recua, o ventriculo relaxa, caracterizando a diastole. Entre
a saida da bomba e o reservatério do ventriculo esta posicionado o amortecedor

visco-elastico.

Este amortecedor é composto de duas camaras, na qual se pode variar a
quantidade de ar no interior das mesmas com o objetivo de tornar a variacdo de

pressao durante a sistole e diastole mais proximas as curvas fisiologicas.
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Figura 4.9 — Unidade ventricular.

4.2.2 CAMARA ATRIAL

A camara atrial, demonstrada pela figura 4.10, consiste num reservatério de
acrilico onde na sua extremidade inferior esta localizada a valvula mitral, nas laterais

a entrada de fluido e a tomada de pressao e sua parte superior € aberta a atmosfera.

Figura 4.10 — Camara atrial.
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4.2.3 CAMARA AORTICA

Trata-se de uma camara situada na saida do ventriculo, em sua entrada
encontra-se a valvula aortica, como demonstrada na figura 4.11. Esta camara possui
dois reservatorios de ar chamados de windkessels, sendo que estes sdo conectados
no tronco da raiz adrtica e na posicdo intermediaria da camara aodrtica. Estes
reservatorios tém a funcao de simular a complacéncia das artérias do sistema
circulatério humano. Na saida da camara aortica existe um sistema de resisténcia
periférica ajustavel. Este sistema simula a perda de carga encontrada no sistema
circulatério humano e durante o ensaio esta resisténcia periférica pode ser ajustada

de forma a manter as pressées em valores adequados.

Figura 4.11 — Camara aortica.

4.2.4 UNIDADE DE MEDIGAO DE PRESSAO

As pressdes sdo medidas através de transdutores de pressao do tipo strain
gauge da marca Vivitro modelo PT 43-604 e sdo normalmente utilizados para a
monitoragdo da pressdo sanguinea em monitores cardiacos. Estes transdutores
enviam os sinais a uma unidade de amplificacao e filtragem de sinais, a qual faz o

tratamento dos sinais antes de envia-los para a unidade de aquisicao e analise dos
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dados. Os transdutores e a unidade de amplificacao e filtragem de sinais podem ser

vistos na figura 4.12.

Os trés transdutores de pressdo estdo localizados na camara atrial antes da

valvula mitral, no ventriculo e na camara aortica logo apés a valvula.

Figura 4.12 — Unidade de medi¢&o de presséo.

A calibracdo dos transdutores é realizada através de uma rotina inserida no
programa de computador responsavel pela aquisicdo de dados do ensaio. Esta rotina
de calibracao é feita antes dos ensaios e consistem em aplicar 2 pressoes diferentes,
normalmente uma pressao zero (pressao atmosférica) e uma pressao de 100 mmHg,
simultaneamente nos trés transdutores de pressdo. Esta pressdao € ajustada
utilizando um mandémetro em “U” de mercurio. Com a definicdo dos valores para

pressao 0 e 100 mmHg, o programa ajusta automaticamente a curva de calibragao.
4.2.5 UNIDADE DE MEDIGCAO DE VAZAO

O deslocamento de fluido que passa pela prétese € medido por um sensor de
vazao do tipo magneto hidrodinamico, fabricado pela da Carolina Medical, modelo
FM-501, indicado na figura 4.13. Este sensor fica localizado na saida do ventriculo,

antes da valvula aodrtica.
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O sinal gerado pelo sensor de vazdao € enviado diretamente a unidade de
aquisicao e analise de dados, visto que o proprio sensor de vazao faz a filtragem e

amplificagdo do sinal.

Figura 4.13 — Unidade de medi¢ao de vazao.

A calibragcdo da unidade de medigao de vazao é realizada por um programa
especifico de calibragcdo chamado de “Flowcal”. Esta calibragdo consiste em ajustar o
sistema de bombeamento ventricular, para que o mesmo forme um fluxo de fluido
que oscile de forma senoidal. Ajustando o equipamento, na tela do computador
aparecem a onda senoidal formada pelos sensores de deslocamento integrados ao
sistema de bombeamento e a onda senoidal captada pela unidade de medi¢cédo de
vazéo. A calibracao é realizada ajustando os parametros da unidade de medicdo de

vazao, até o ponto em que as duas ondas senoidais se sobreponham.

4.2.6 UNIDADE DE AQUISIGAO E ANALISE DE DADOS

Os sinais gerados pelos sensores de pressao e vazéo, apds serem devidamente
filtrados e amplificados, s&o enviado para um microcomputador, mostrado na figura
4.14.

Este microcomputador possui uma placa de aquisicdo de dados da empresa

Keithley Instruments, Inc, modelo DAS 1402 que captura os sinais analdgicos dos
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sensores, convertendo — os para sinais digitais e os inserindo no sistema. O
programa “acquire” (Vivitro Systems, Inc.) faz a aquisicdo dos dados durante o

ensaio e posteriormente, o programa “analyse” (Vivitro Systems, Inc.) analisa os

mesmos, fornecendo um relatério contendo os valores das variaveis analisadas.
: I

Figura 4.14 — Unidade daquisigéo e analise de dados.

4.3 ENSAIOS DE DURABILIDADE EM SIMULADOR DE FADIGA

Os simuladores de fadiga, também conhecidos como aceleradores de pulso
cardiaco, sao equipamentos utilizados para avaliar a durabilidade “in vitro” das
proteses valvares cardiacas.

Os simuladores de fadiga submetem as proteses a ciclos de abertura e
fechamento muitas vezes maiores que os valores fisioldégicos. Desta maneira é
possivel fazer algumas anadlises sobre a durabilidade final da protese e também
avaliar o seu mecanismo de falha em um tempo de ensaio relativamente curto.

No ser humano, a frequéncia cardiaca média é de aproximadamente 72 ciclos por
minuto, ja o simulador de fadiga pode operar com frequéncias de até 2500 ciclos por
minuto. Com isto pode — se o0 ensaio de fadiga for realizado em uma frequéncia de
1200 ciclos por minuto, em um més de ensaio teremos o equivalente ha quinze

meses no organismo vivo. No ensaio de durabilidade também & ajustada e
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monitorada a pressao de fechamento da protese, esta pressao pode variar de 100 a
120mmHg.

A norma ABNT — ISO 5840, (1999), preconiza que o ensaio de durabilidade deve
ser efetuado até a falha ou até pelo menos 380 x 10° ciclos para proteses mecanicas
ou 200 x 10 ° ciclos para préteses bioldgicas.

Segundo a norma, as falhas sao caracterizadas por dano estrutural ou destruicao
funcional. Exemplos de deterioragdo estrutural incluem crateras, fendas,
delaminagao total ou parcial, fechamento ou coaptacdo incompleta, fratura,
deformagao excessiva e rompimento do tecido bioldgico.

O simulador de fadiga utilizado neste trabalho, fabricado pela Vivitro Systems,Inc,
Modelo HCS 4991, mostrado nas figura 4.15 e 4.16, permite realizar ensaios de
fadiga em até seis proteses simultaneamente em frequéncias de até 2500 ciclos por
minuto. A medicao da pressao de fechamento é feita através de dois transdutores de
pressao resistivos do tipo strain gauge. O sistema de funcionamento deste simulador
€ o de prato oscilante, no qual as proteses sao fixadas em uma estrutura que faz
com que a mesma se movimente no sentido longitudinal. Durante o movimento de
descida da protese o fluido passa pela protese promovendo a abertura das cuspides.
No movimento de subida, o sentido do fluido & contrario ao sentido de abertura,
promovendo o fechamento da mesma.

Ao lado da protese existe um circuito de “by-pass” que permite a circulagdo do
fluido. Neste circuito existe uma valvula que permite regular a passagem de fluido,
viabilizando a regulagem da pressao de fechamento da prétese durante o ensaio.

As leituras das pressdes sao feitas através do mesmo sistema de aquisicdo e
analise de dados do simulador de pulso, sendo que € utilizado o programa “Hycycle”

(Vivitro Systems, Inc), exclusivo para o simulador de fadiga.
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ca: Vivitro modelo: HCS 4991.

Figura 4.16 — Vista superior do simulador de fdiga mostrando as camaras de ensaio.
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4.4 METODOLOGIA DE ENSAIOS

4.4.1 - ENSAIO DE HIDRODINAMICA

Neste estudo foram ensaiadas trés préteses Premium aodrticas de cada tamanho

(19, 21, 23, 25 e 27 mm) e também foram ensaiadas 2 proteses convencionais de

tamanho 27mm como proétese de referéncia. Pode — se observar na tabelas 1, que a

protese Premium 25 mm possui as medidas basicas equivalentes a protese

convencional 27 mm. Por isso, apenas estas duas proteses serdo analisadas

comparativamente.

Os principais dados obtidos nos ensaios foram:

Gradiente transvalvar médio: expresso em milimetros de coluna de mercurio
(mmHg). E a média aritmética das diferencas de presséao de fluido que passa
pela valvula em relagcéo ao tempo.

Volume Regurgitado: expresso em mililitros. E o volume de liquido que passa
através da protese quando ela esta fechada, considerando o volume de
fechamento e vazamento paravalvar.

Area do orificio valvar: expressa em centimetros quadrados (cm2). Equivale a
area util do orificio central da valvula em relacdo a determinado fluxo e
gradiente transvalvar.

Perda de energia ventricular: expresso em miliJoules (mJ). Representa a
quantidade de energia dissipada na prétese durante o ciclo cardiaco. Pode ser
expressa também em porcentagem (%) quando se relaciona a energia

dissipada com a energia total gerada pelo ventriculo.

O débito cardiaco é o volume de sangue bombeado pelo coragdo por unidade de

tempo. E determinado através da equacdo 1. Normalmente é expresso em Litros por

minuto (L/min)
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DC=FCxVS (1)

Onde:

DC — Débito Cardiaco

FC — Frequéncia Cardiaca
VS — Volume Sistdlico

4.4.2 ENSAIO DE DURABILIDADE

Foram submetidas ao ensaio de fadiga 8 préteses de tamanho 25 mm. A
frequéncia do ensaio foi de 2000 ciclos por minuto e a pressao de fechamento média
foi de 100 £ 5 mmHg. O monitoramento das curvas de presséo foi realizado a cada
50 x 10° ciclos.

O primeiro objetivo deste ensaio é verificar se as proteses Premium atendem a
norma ABNT — ISO 5840, (1999), no que se diz respeito ao numero de ciclos que a
prétese biolégica deve resistir em ensaio de durabilidade.

Apés atingirem o valor minimo estipulado na norma (200 milhdes de ciclos)
algumas proéteses foram retiradas com diferentes ciclos acumulados para analise do
pericardio em microscopio eletrénico de varredura. As proteses que foram retiradas
formaram os seguintes grupos. Grupo 1 - Grupo de Controle (2 Proteses nao
submetidas a ensaio de durabilidade). Grupo 2 - 2 Préteses com 200 milhdes de
ciclos acumulados. Grupo 3 - Préteses rompidas, independente do numero de ciclos

acumulados. Grupo 4 - 2 Proteses com 800 milhdes de ciclos acumulados.

4.4.3 ANALISE DO PERICARDIO

Apos serem submetidas ao ensaio de durabilidade, as proteses foram
devidamente analisadas e em seguida desmontadas para que o pericardio das
cuspides pudesse ser analisado no microscopio eletrénico de varredura (MEV).

Esta analise tem como objetivo principal estudar o comportamento do tecido
biolégico durante o transcorrer do ensaio de durabilidade. A opg¢ao pelo uso do MEV

para a analise do pericardio foi realizada devido a suas capacidades de ampliagao a
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e capacidade de gerar imagens com profundidade de campo, algo que nado é
possivel ha microscopia otica.

O MEV utilizado foi da marca JEOL modelo JBM 6360 LV. A tensdo utilizada foi
de 5 Kilovolts (kV).

Por se tratar de amostras de origem bioldgica, foi necessaria uma preparagao
especial do pericardio para a visualizagdo no MEV. Inicialmente as amostras
passaram pelo processo de fixagdo com glutaraldeido 3% diluido com tampéao de
Cacodilato de Sddio ((CH3)2As(O)ONayH,O) durante 2 horas, em seguida as
amostras foram lavadas trés vezes com solugcado tampao de cacodilato de sédio por
10 minutos. Na sequéncia foram colocadas em um banho sequencial de alcool
etilico (CoHsO) com concentracédo de 50, 70, 90 e 100% sendo que cada uma ficou
15 minutos em cada solucdo de alcool com a finalidade de iniciar o processo de
desidratagao do tecido. Feito isso, as amostras foram desidratadas ao ponto critico

utilizando CO; e em seguida metalizadas com ouro.
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5 RESULTADOS E ANALISES

5.1 APRESENTAGAO E ANALISE DOS RESULTADOS DOS ENSAIOS DE
HIDRODINAMICA

Todas as proteses foram testadas em condigcdes equivalentes em deébitos
cardiacos de 3.5, 4.0,4.5,5.5¢e 7.5 L/min.

A complacéncia arterial foi mantida constante durante o ensaio das proteses e a
resisténcia periférica foi ajustada para manter a pressao arterial média proxima de
100 mmHg.

O volume de ejecao ventricular do simulador de pulso foi mantido em 80 mL
durante todos os ensaios, sendo alterada apenas a frequéncia cardiaca, que variou
de 70 a 160 batimentos por minuto.

Foram armazenados, para analise posterior, dados de dez ciclos de
funcionamento consecutivos em cada condi¢cdo de débito cardiaco. Apds os ensaios,
os dados foram devidamente analisados pelo programa “Analyse”.

A figura 5.1 é a representagcado grafica da variagdo do gradiente médio em
relagdo ao débito cardiaco das médias das préteses ensaiadas.

A apresentagao grafica das curvas de correlagdo entre o gradiente de presséo /
fluxo € uma metodologia comum nos estudos “in vitro” com simuladores de pulso, a
diferengca entre os estudos se difere normalmente pelas unidades de medigao
escolhidas. Nos estudos de Costa (1994), Kubrusly (1995), Cox (2005) e Gerosa
(2006) a correlagao foi realizada entre o gradiente médio e débito cardiaco.

A figura 5.2 apresenta um grafico de colunas indicando o valor do gradiente
meédio de todas as proteses ensaiadas sobre um débito cardiaco de 4,5 L/min.

Observa — se que o gradiente médio das proteses aumenta de forma proporcional
ao débito cardiaco, em acordo com o estudo realizado por Costa, (1994).

Analisando comparativamente os dados do gradiente médio da prétese Premium
21 mm com os dados das préteses Carpentier — Edwards Magna 21 mm e da
proteses Sorin Soprano 20 mm publicados por Gerosa (2006), ndo se observa

diferencgas significativas entre as mesmas.
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Figura 5.1 - Curva de Correlagédo Gradiente Médio / Débito Cardiaco de todas as proteses

ensaiadas.
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Figura 5.2 — Gradiente médio das préteses ensaiadas sobre um débito cardiaco de 4,5 L/min.
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Comparando o desempenho da prétese Premium 25 mm com a proétese
Convencional 27 mm pode — se observar que o gradiente médio da protese Premium
€ menor em todas as condicbes de débito cardiaco, mostrando que, para uma
préotese de tamanho equivalente a protese Premium possui uma perda de carga
menor que a convencional. Isto leva a acreditar que o desempenho “in vivo” seja
compativel com os dados obtidos no ensaio “in vitro”. Acredita-se que esta melhora
de desempenho influa diretamente na qualidade de vida dos pacientes que recebam
a protese Premium em uma cirurgia de substituicdo valvar.

A figura 5.3 apresenta um grafico de coluna demonstrando os volumes de
fechamento das proteses ensaiadas sobre um débito cardiaco de 4,5 L/min.

E possivel observar que o volume de fechamento aumenta proporcionalmente
com o tamanho da protese ensaiada, isso ocorre devido ao fato de que quanto maior
o tamanho das proteses, maior € o volume de fluido necessario para fazer com que

as cuspides saiam da posi¢ao aberta para a posig¢ao fechada.

Premium19
Premium 21
49 B2 Premium 23
E— Premium 25
1 I Premium 27
([ CP 27

Volume de Fechamento (mL)
s
|
1

Préteses Ensaiadas

Figura 5.3 — Volume de fechamento das proteses ensaiadas.
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A figura 5.4 é um grafico de coluna indicando os volumes de vazamento de cada
prétese sobre um débito de 4,5 L/min.

O volume de vazamento, entretanto, variou de uma forma nao uniforme entre as
proteses, todavia esta diferenca entre as proteses pode ter ocorrido devido as
diferengas de tamanho de anel de sutura e o suporte de silicone no qual a prétese &
montada no simulador. Este suporte de silicone n&o € especifico para cada tamanho
de prétese, o que permite um maior vazamento paravalvar de uma prétese que nao

esta ajustada adequadamente ao mesmo.

Premium 19
Premium 21
B Premium 23
E=—— Premium 25
Premium 27
[T cP 27

N
(]

N
1

Volume de Vazamento (mL)

.

0 T v T 1

Proteses Ensaiadas

Figura 5.4 — Volume de vazamento das préteses ensaiadas.

Optou-se pela representagao dos valores de volume de vazamento, fechamento e
total em grafico de colunas e sobre um valor médio do débito cardiaco, procurando
facilitar a interpretacao dos resultados além de permitir a analise comparativa entre
as proéteses. Este tipo de representacdo também pode ser observado no trabalho de
Kubrusly (1995) e de Costa (1994).

Na comparagdo entre a protese Premium 25 mm e a convencional 27mm,
podemos observar uma significativa redu¢cdo nos volumes de fechamento e de

vazamento das préteses Premium, sendo que o volume de fechamento da prétese
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convencional chega a ser 50,28% maior que o da prétese Premium; e o volume de
vazamento chega a ser 50,79% maior.

Analisando as préteses de menor tamanho, quando comparadas aos dados do de
Gerosa (2006) observa-se que a protese Carpentier - Edwards Magna 21 mm possui
um volume regurgitado médio de 12,88 ml sobre débito cardiaco de 4,5 L/min e a
prétese Sorin Soprano 20 mm possui um volume regurgitante de 3,25 ml sobre o
mesmo débito cardiaco. Nestas condi¢des, a protese Premium 21 mm apresenta um
volume regurgitante de 3,36 ml.

As variacbes encontradas nos volumes de fechamento devido vazamento
paravalvar devido a diferengas de tamanho do anel de sutura das préteses quando
montadas no anel de silicone do simulador de pulso também foram relatadas por
Fisher et al, (1988) no qual o mesmo justificou que o crescimento de tecido de
cicatrizagcdo durante o implante “in vivo” podera reduzir consideravelmente o volume
de vazamento das proteses.

O gréfico da figura 5.5 indica a perda de energia ventricular de todas as proteses
ensaiadas em milidJoules (mJ) e o grafico da figura 5.6 indica a perda de energia
ventricular percentual (%), todas em débito cardiaco de 4,5 litros por minuto.

Assim como a variacdo do gradiente médio, a perda de energia ventricular
aumenta proporcionalmente com o aumento do débito cardiaco, conforme observado
no grafico da figura 5.5. Em todas as proteses ensaiadas ocorreu uma diminui¢cdo da
energia perdida entre os débitos de 3,5 e 4,5 litros por minuto. Acredita — se que esta
diminuicdo se deve a alteracbes na relacdo do tempo de sistole / diastole do
simulador de pulso que € ajustada entre as frequéncias de 70, 80 e 100 batimentos

por minuto.
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Figura 5.5 — Variagdo da perda de energia ventricular durante um ciclo de todas as proteses
ensaiadas.
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Observa-se que a protese Premium possui uma perda de energia ventricular
menor que a protese convencional de referéncia. Considerando as proteses de
tamanho 19, 21 e 23 mm, as perdas de energia ventricular estdo menores do que as
encontradas por Costa, (1994).

No trabalho de Gerosa, (2006), a perda de energia ventricular percentual das
préteses Carpentier — Edwards Magna 21 mm e da Sorin Soprano 20 mm né&o
possuem diferencgas significativas com a protese Premium 21 mm.

O grafico da figura 5.7 mostra que a area efetiva calculada das proteses
apresenta um aumento discreto em resposta ao aumento do deébito cardiaco. Este
aumento discreto € compativel com o trabalho de Costa, (1994).

Na comparacdo entre a protese Premium 25 mm e a convencional 27mm,
observado no grafico da figura 5.8, a éarea efetiva da prétese Premium foi
significativamente maior que a convencional, sendo que em débito cardiaco de 4,5

litros por minuto a diferenca de area é de aproximadamente 0,6 cm?.
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Figura 5.7 — Variacdo da area efetiva calculada em relagdo ao débito cardiaco de todas as

préteses ensaiadas.
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Figura 5.8 — Area efetiva calculada das préteses sobre débito cardiaco de 4,5 L/min.

No trabalho de Gerosa, (2006), a variagao da area efetiva das proteses de acordo
com o débito cardiaco foi mais significativa, visto que foram observadas variagbes de
area efetiva entre o débito de 2 e 7 litros por minuto de até 0,7 cm?. Em débito
cardiaco de 4,5 Litros por minuto, a area efetiva da prétese Premium 21 mm néo foi
significativamente maior que as das préteses Carpentier - Edwards Magna 21 mm e

Sorin Soprano 20 mm.

A caracterizagao do desempenho hidrodinamico “in vitro” de proteses valvares
cardiacas € um meétodo bem estabelecido e muito utilizado, sendo um requisito
obrigatério pelo Food and Drug Administration (FDA) para aprovagéo de préteses a
serem implantadas, (Costa, 1994).

Devido a diferencas de projeto entre os diversos simuladores de pulso, assim
como nas metodologias de ensaio e a escolha dos parametros analisados e a
apresentacao dos resultados, torna — se dificil a comparagao de resultados obtidos
por diferentes pesquisadores. Ainda deve ser levado em consideracdo que as

condicbes do ensaio das préteses “in vitro” sdo bastante diferentes das condi¢des
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encontradas “in vivo”, portanto os resultados obtidos nos ensaios ndo devem ser
extrapolados de maneira direta para as situagdes reais de uso.

Uma forma encontrada para minimizar as diferengas de projeto, construgao fisica
e diferengas metodoldgicas de ensaio, é a analise comparativa entre as proteses.

Este estudo teve como um dos objetivos principais a caracterizacdo do
desempenho hidrodindmico das proteses Premium dos tamanhos 19 a 27mm.
Observou — se em todos os ensaios a ndo ocorréncia de variagdes significativas
entre as préteses de mesmo tamanho, assegurando que o processo de fabricagao e
controle de qualidade sdao muito bem definidos e estdo sendo corretamente
controlados.

Entretanto, um fator limitante foi o de utilizar como referéncia apenas a protese
convencional de tamanho 27 mm, limitando, assim, o estudo comparativo entre a
préotese Premium 25 mm e a convencional 27 mm

O ensaio hidrodindmico de outras proteses disponiveis no mercado também se
faz necessario para que o estudo comparativo das proteses Premium seja mais
abrangente e que possam ser comparadas com as proteses mais modernas

existentes no mercado.

5.2 APRESENTAGAO E ANALISE DOS RESULTADOS DOS ENSAIOS DE
DURABILIDADE

Apos o término do ensaio de durabilidade, as préteses foram inspecionadas
visualmente. Esta inspecdo procurou danos macroscopicos no tecido e também

danos estruturais. A figura 5.8 mostra as préteses apds o ensaio de durabilidade.
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Pratese Premium 25 200 x 10° Ciclos

\

Prétese Premium 25 329 x 10° Ciclos

¥

o 84l
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Figura 5.9 — Préteses submetidas ao ensaio de durabilidade, com os respectivos numeros de
ciclos acumulados.

Das seis proteses submetidas ao ensaio de durabilidade, 2 proteses
apresentaram falha. Uma prétese falhou com 329 milhdes de ciclos acumulados e a
outra com 550 milhdes de ciclos. As Figuras 5.10 a 5.13 mostram detalhes das

proteses que apresentaram falha.
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Figura 5.10 — Prétese Premium 25 mm rompida com 329 milhdes de ciclos.

Figura 5.12 - Prétese Premium 25 mm rompida com 550 milhdes de ciclos.
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Figura 5.13 - Protese Premium 25 mm rompida com 550 milhdes de ciclos.

A analise visual ndo mostrou sinal claro de dano no tecido bioldgico, apenas na
regiao de rompimento das proteses pode — se observar algum sinal de
alteracao.Apos a inspecéao visual as proteses foram desmontadas para a preparagao
do tecido para a visualizagao do tecido em microscopia eletrbnica e varredura.O
pericardio que forma as cuspides da prétese foi retirado integralmente, com muito
cuidado para nao danificar as regides que seriam analisadas no MEV.

A figura 5.14 mostra o pericardio ja retidado da prétese e a figura 5.15 ja
apresenta as amostras devidamente metalizadas e prontas para a microscopia

eletronica.

Figura 5.14 — Prétese Premium 25 mm antes do ensaio de durabilidade.
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Figura 5.15 — Amostras metalizadas.

As micrografias do pericardio formam tiradas obedecendo a seqiéncia mostrada

na figura 5.16.

Figura 5.16 — Areas analisadas por MEV.

A regiao “A” é a zona mais préxima das hastes de sustentagdo das cuspides e
aonde foi observado o inicio da falha das préteses. A regido “B” € a zona de
coaptacgéo central da prétese e a regidao “C” é uma zona de transi¢cao entre a regido
de coaptacao e a regiao livre (sem contato entre as cuspides).

As figuras a seguir mostram as micrografias das proteses ensaiadas em diversas

ampliagdes.
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Figura 5.17 — Micrografias da Regio A com ampliagdo de 20x — (a) Proétese controle. (b)
Protese com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e)
Protese com 800x10°ciclos.
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Figura 5.18 - Micrografias da egi 0 A com ampliagao de 100x — (a) Protese controle. (b)
Protese com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e)
Protese com 800x10°ciclos.
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Figura 5.19 - Micrografias da Regiao A coampliagéo de 500x — (a) Protese controle. (b)
Protese com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Prétese com 550x10° ciclos. (e)
Prétese com 800x10°ciclos.
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Figura 5.20 - Micrografias da Regido B com ampliagado de 20x — (a) Prétese controle. (b) Prétese
com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e) Protese
com 800x10°ciclos.
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Figura 5.21 - Micrografias da Regido B com ampliagdo de 100x — (a) Prétese controle. (b)
Protese com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e)
Protese com 800x10°ciclos.
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Figura 5.22 - Micografis da egi B com apliagéo de50x— () Protese controle. (b)
Protese com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Prétese com 550x10° ciclos. (e)
Prétese com 800x10°ciclos.
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Figura 5.23 - Micrografias da Regido C com ampliagédo de 20 — (a) Protese controle. (b) Prétese com
200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e) Protese com
800x10°ciclos.
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Figura 5.24 - Micrografias da ReglaoC com ampliagao de 100x (a) rétse controle. (b) Prétese
com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e) Prétese com
800x10°ciclos.
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Figura 5.25 - Micrografias da Regido C com ampligéo de 500 — (a) Prétese controle. (b) Protese
com 200x10° ciclos. (c) Protese com 390x10° ciclos. (d) Protese com 550x10° ciclos. (e) Prétese com
800x10°ciclos
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Figra 5.26 - Reiéo e ura da Protese com 3 X 1 5? ciclos. ( plig e2 (b)
Ampliagdo de 100X. (c) Ampliagdo de 200X. (d) Ampliagdo de 500X.
Observa-se que o pericardio da protese nao submetida ao ensaio de durabilidade
nao apresenta danos significativos nas fibras de colageno, sendo que o tecido
apresenta-se homogéneo em todas as regides analisadas.
Na protese com 200 milhdes de ciclos acumulados, € possivel observar o inicio
da degradacgéo das cuspides. Nas figuras 5.17b, 5.18b e 5.19b, observa-se que o
pericardio ja mostra sinais de desagregacao dos feixes de fibras colagenas.
Esta desagregacao € também observada nas regides B (Figuras 5.20b, 5.21b e
5.22b) e C (Figuras 5.23b, 5.24b e 5.25b), sendo que na regido C, por ser uma

regiao na qual ndo acontece o contato entre as cuspides, a desagregacao € menor.
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RN (@ _
Figura 5.27 — Regido de Ruptura da Prétese com 550 x 10° ciclos. (a) Ampliagao de 20X. (b)
Ampliagdo de 100X. (¢) Ampliagao de 200X. (d) Ampliagao de 1000X.

Entretanto, as lesdes encontradas na protese com 200 milhdes de ciclos
acumulados atingem apenas uma camada superficial do pericardio, visto que nas
figuras com ampliagbes maiores (100 a 500 vezes), nao foi constatado nenhum sinal
de les&o nas camadas mais interiores do tecido.

Durante o ensaio de durabilidade a primeira falha ocorreu com 329 milhdes de
ciclos. Esta falha ocorreu por rompimento do pericardio na regidao da haste de
sustentacao e foi considerada catastrofica visto que o rompimento da cuspide foi
extenso, ndo permitindo um fechamento adequado da prétese.

Como as proteses utilizadas neste trabalho eram os protétipos ainda em
desenvolvimento, esta protese que falhou com 329 milhdes de ciclos, possuia o
pericardio bovino que forma as cuspides montado com o lado mais rugoso voltado
para o lado interno da prétese, sendo assim, diferente das outras préteses
ensaiadas. Esta diferenca pode ser observada em todas as micrografias desta

prétese, aonde pode-se notar um maior numero de feixes de fibras colagenas
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aparentemente soltas na superficie do pericardio, tornado a superficie mais
heterogénea e por consequéncia mais rugosa. Isto também €& observado na figura
5.26 a,b,c,d, a qual mostra em detalhe a regido de ruptura do pericardio.

Nas proteses convencionais o pericardio € montado com o lado mais rugoso do
pericardio voltado para o interior da protese. Entretanto, no desenvolvimento do
processo de fabricacdo da prétese Premium ocorreu uma inversdo e o lado mais
rugoso ficou voltado para a parte externa da protese. Esta mudanga teve, por
principio, facilitar a fabricagao e melhorar o aspecto visual da protese.

Devido a esta diferenga construtiva, as caracteristicas da superficie do pericardio
nao podem ser comparadas com as outras proteses ensaiadas. Portanto apenas
foram relatadas as condicdes do tecido apds a realizacdo do ensaio de durabilidade.

A segunda falha ocorreu com 550 milhdes de ciclos, por ocorreu por ruptura do
pericardio na regidao da haste de sustentacdo. Entretanto, a falha ndo ocorreu de
forma catastrofica como a falha da prétese de 329 milhdes de ciclos. Nesta protese a
falha foi mais discreta ndo alterando de forma significativa a abertura e o fechamento
da mesma.

Pode-se observar que o pericardio das regides A, B e C estao claramente mais
danificados quando comparados com as préteses de 200 milhdes de ciclos e a
prétese controle. Observa-se, principalmente na regidao A nas figuras 5.17d, 5.18d e
5.19d, o desprendimento da camada superficial do pericardio. Este desprendimento é
visualizado de forma mais discreta na regidao B, mostrado nas figuras 5.20d, 5.21d e
5.22d. Na regiao C ocorre um desprendimento pontual na camada superficial, como
mostrado nas figuras 5.23d, 5.24d 5.25d.

Na figura 5.27a,b observa-se a contracdo dos feixes de colageno na regiao
superior do rompimento. Na figura 5.27c,d visualiza-se o desprendimento dos feixes
de colageno.

A anadlise das micrografias do pericardio da protese com 800 milhdes de ciclos
acumulados confirmam o que foi constatado nas outras proteses ensaiadas que o
tecido da regido A foi o que sofreu maior degradacéo. Nesta prétese verifica — se a
desagregacao das fibras de colageno nas micrografias com pequenas ampliagoes

nas Figuras 5.17e, 5.18e e 5.19e. Nestas micrografias & possivel verificar a regiao
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préxima a haste de sustentacdo € a mais danificada e identifica-se um inicio discreto
de rompimento do pericardio.

Na regido B observa-se uma redugdo na espessura do pericardio também
compativel com as outras proteses ensaiadas. Nas micrografias mostradas nas
figuras 5.20e, 5.21e e 5.22e, observa — se uma maior desagregacao das fibras de
colageno do pericardio embora ndo apresentasse um desprendimento da camada
superficial como ocorreu na prétese com 550 milhdes de ciclos.

A regido C nao apresenta sinais evidentes de degradagdo, como mostrado nas
figuras 5.23e, 5.24e e 5.25e.

A caracterizacdo de tecidos biolégicos pode ser observada no trabalho de Brody
et al (2006), no qual a microscopia eletronica de varredura foi utilizada, aliada a
outras técnicas, para caracterizar um tratamento de descelularizacdo e
reendotelizagdo de proteses porcinas. As imagens geradas pelo MEV mostram, com
muito detalhe, as altera¢des nas fibras de colageno do tecido biolégico antes e apds
o tratamento quimico.

Pode — se citar o estudo de Mikoulis et al, (2002) o qual utilizou o MEV para
analisar a calcificacdo de proteses porcinas implantadas em seres humanos. Foram
utilizadas no estudo 16 préteses porcinas que apresentaram problemas e foram
substituidas. A caracterizacdo dos depédsitos de calcio foi realizada e composi¢cao
quimica foi realizada utilizando o MEV e a micro analise (Energy Dispersive
Spectrometry-EDS) respectivamente.

O primeiro objetivo do ensaio de durabilidade foi atingido visto que todas as
préteses ensaiadas atingiram o valor minimo de 200 milhdes de ciclos. Analisando as
préteses rompidas, considera-se que a prétese que acumulou 329 milhdes de ciclos
nao pode ser representativa, visto que esta foi montada de maneira diferente das
outras.

Considerando apenas a protese que rompeu com 550 milhdes de ciclos, pode —
se afirmar que a prétese Premium ultrapassa em 350 milhdes de ciclos o valor
minimo previsto em norma para uma proétese bioldgica. Ressalta-se que o ensaio foi

finalizado quando as proéteses restantes completaram 800 milhdes de ciclos.
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No trabalho de Gabbay, (1984), constata-se que a ruptura do pericardio de alguns
tipos de proteses, ocorre devido ao contato do pericardio das cuspides com o
revestimento do anel de sustentacao principalmente na extremidade das hastes de
sustentacdao. Na protese Premium, este problema ndo é encontrado, visto que a
parte interna das cuspides nao entra em contato com a haste de sustentagao.

Os danos no pericardio, encontradas nas proteses Premium, ocorrem
provavelmente pela fadiga de contato que acontece devido aos contatos repetitivos
entre as regides de coaptagido das cuspides. A regido mais proxima da extremidade
da haste de sustentacao (Regidao A) mostra uma maior degradacao por ser a regiao
que recebe a maior concentracdo de tensao, principalmente durante o tempo que a
protese permanece fechada.

Analisando as proteses com maior numero de ciclos, observa-se que o tecido
mostra sinais de degradacéao leve na maior parte da superficie e em algumas regides
pontuais observa-se uma degradacdo moderada. Entretanto, estes danos eram
menores que os da protese com 550 milhdes de ciclos acumulados, o que nos leva a
crer que estas proteses conseguiriam acumular mais ciclos antes de falharem.

Nao foi objetivo do trabalho, realizar uma analise estatistica da durabilidade “in
vitro” da protese Premium, visto que para um estudo deste tipo seria necessario um
numero maior de proteses submetidas ao ensaio.

A norma ABNT-ISO 5840,(1999) indica que o ensaio de durabilidade deve ser
realizado em pelo menos trés préteses dos menores, médios e maiores tamanhos
(19, 25 e 33 mm) sob condigcbes idénticas (frequéncia, pressdo de fechamento,
posicdo, etc.) e ainda deve ser ensaiada uma protese de referéncia de tamanho

equivalente também sob as mesmas condicgoes.
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6 CONCLUSOES

Considerando o valor do gradiente médio, constatou-se que a prétese Premium
possui valores compativeis com as outras proteses existentes no mercado. Quando
comparada com a prétese convencional de referéncia, observa-se uma redug¢ao do
gradiente médio em toda a faixa de variagéo do débito cardiaco.

Pode-se observar que o volume de fechamento e de vazamento da prétese
Premium ¢é significativamente menor que o da prétese convencional, o mesmo
valendo para os valores de area efetiva calculada e de perda de energia ventricular.

Conclui-se entao que protese Premium apresenta um desempenho hidrodindmico
superior ao da prétese convencional. Este desempenho também se equipara com as
mais modernas proteses disponiveis no mercado.

O ensaio de durabilidade mostrou que a prétese Premium superou o valor minimo
estipulado em norma por 350 milhdes de ciclos. A analise do pericardio no decorrer
do ensaio permitiu compreender melhor o comportamento do tecido quando
submetido a ensaio de durabilidade.

O sentido de montagem do pericardio que forma as cuspides da proétese
influenciou na durabilidade da prétese, embora seja necessario realizar mais ensaios

para fundamentar melhor esta afirmagao.
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7 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Ensaiar comparativamente as proteses Premium com proteses disponiveis no
mercado, tanto para proteses para posicao aortica quanto para posicao mitral.

Realizar ensaios de durabilidade seguindo a norma ABNT — ISO 5840 com
numero de proteses suficientes para uma analise estatistica adequada.

Realizar estudos hidrodinamicos e de durabilidade em proteses com diferentes
tipos de tratamentos quimico do pericardio.

Estudar a influencia do sentido de montagem do pericardio na durabilidade da
protese.

Promover uma analise com elementos finitos com finalidade de estudar as forgas

envolvidas no movimento de abertura e fechamento das proteses.
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